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Die folgenden Angaben sind den vom Anmelder eingereichten Unterlagen entnommen 

Prufungsantrag gem. § 44 PatG ist gestellt 

(§) Vorrichtung zur nichtinvasiven, belastungsfreien Blutdruckmessung 

© Beansprucht wird eine Vorrichtung zur nichtinvasiven, 
belastungsfreien Blutdruckmessung, bei welcher der 
Blutdruck aus mindestens drei kardiov 4 askularen Para me- 
te rn bestimmt wird. Dazu liefert eine am GefaGsystem ei- 
nes Lebewesens nichtinvasiv applizierte Sensorik minde- 
stens funf Mai in der Sekunde zwei mit dem Blutfluss bzw. 
der Blutflussgeschwindigkeit verknupfte Grofcen. Alterna- 
tiv werden mindestens funf Mai in der Sekunde minde- 
stens eine mit dem Blutfluss bzw. der Blutflussgeschwin- 
digkeit und eine mit der Herzaktion verknupfte GroSe re- 
gistriert. Aus diesen mindestens zwei Signalen wird das 
Ausbreitungsmaft der Pulswellen, welches sich aus dem 
Darnpfungs- und Phasenmafc zusammensetzt, bestimmt. 
Mit dem Blutfluss, dem AusbreitungsmaB und weiterer 
individueller kardiovaskularer Parameter, die im Wesent- 
lichen als konstant anzusehen sind, werden die harmoni- 
schen Komponenten des Blutdrucks und somit der Ge- 
samtblutdruck, insbesondere der systolische, diastoli- 
sche und mittlere Blutdruck berechnet Die kardiovaskula- 
ren Parameter konnen initial und bei Bedarf iiber Variatio- 
nen des hydrostatischen Blutdrucks, Musterauswertung 
der erfassten Sensorsignale, statistisch-empirischen 
Schatzungen oder uber die Riva-Rocci-Methode ermittelt 
werden. Aufgrund der manschettenlosen Messung eignet 
sich die Vorrichtung auch zum (quasi)kontinuierlichen 
Blutdruckmonitoring. 
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Beschreibung 
Umfeld 

[0001] Blutdruckmessungen gehoren weltweit zu den am haufigsten angewandten medizinischen Untersuchungsver- 
fahren. Eme regelmaBige Kontrolle des Blutdrucks hilft, Herz-Kreislauf-Risiken rechtzeitig zu erkennen und zu behan- 

[0002] Dariiber hinaus hat das kontinuierliche Blutdruckmonitoring in der Medizin einen festen Stellenwert und ist un- 
verachtbar b ei derUberwachung und Beurteilung des physiologischen Zustandes von Patienten in der Intensivmedizin 
der Anasthesie und mi Vor- und Nachsorgebereich. 

Stand der Technik 

[0003] Ein GroBteil der nichtinvasiven Messgerate basiert auf sphygmomanometrischen \ferfahren nach Riva-Rocci 
bei denen sich nur punktuell Blutdruckwerte erfassen lassen, eine Puls-zu-Puls oder gar eine kontinuierliche Messung ist 
damit nicht reahsierbar. Die Okklusionen der Extremitaten kdnnen bei zu haufigem Messen zu Gewebetraumatisienm- 
gen fuhren und stellt dariiber hinaus eine Belastung fur den Patienten dan Femer kdnnen die ermittelten Blutdruckwerte 
um ein betrachthches von den wahren Werten abweichen. luuirucKwene 
[0004] Ein ideaies Gerat sollte somit moglichst zuverlassig, nichtinvasiv, ohne externen Druck und kontinuierlich den 
weise e " k6nnen - Die versc hiedensten neuartigen Ansatze hierzu genugen diesen Anforderungen nur teil- 

[0005] In [Sec92] wird ein Verfahren zur arterieUen Applanationstonometrie vorgeschlagen. Dabei wird zum nichtin- 
vasiven , konunuierlichen Blutdruckmessen nur partiell auf eine Arterie Druck ausgeiibt. Zur Artefaktunterdriickung 
25 tonsttuiert " ° rWeUe " deS re 8 islrierten Drucksignals herausgefiltert und damit das Drucksignal wieder re- 

[0006] Ein kontinuierliches Verfahren, welches ohne permanenten externen Druck arbeitet, wird in [McQ93] angege- 
ben. Dabei werden zwei nichtinvasive UltraschaU-Doppler-Sensoren Uber einer groBeren Arterie angebracht. Die damit 
geinessenen Blutnusssignale werden anschlieBend herangezogen, um ein vereinfachles mathematisch-empirisches Mo- 
a m ,P arametn ^! 1 zu charakterisieren. Die dabei ermittelte sogenanntc Rcsonanzfrequenz des Modells ist mit 

dem Blutdruck korrehert. Eine herkommliche Manschettenmessung kalibriert in unregelmafiigen Abstanden das System 
aut den Blutdruck. 

[0007] In [EU98] wird eine Vorrichtung voigesteUt, welche mit moglichst wenig initialen Kalibriermessungen den 
Blutdruck genau und robust bestimmen kann. Dariiber hinaus eignet sich das Verfahren aufgrund der im Betrieb man- 
schettenlosen Messtechnik auch zum (quasi)kontinuierlichen Blutdruckmonitoring. In der vortiegenden Erfindung wird 
diese Vornchtung hinsichtlich Kalibriermessungen und Sensorik sowie Signalverarbeitung wesentlich verbessert 

Literatur 

40 sSdE198 29 5? N " Mmler " Glaser ' K D - Stork ' W - ^chtung zur nichtinvasiven Blutdruckmessung, Patent- 

[McQ93] McQuillrin, G„ Noninvasive, non-occlusive method and apparatus which provides a continuous indication of 
arterial pressure and a beat-by-beat characterization of the arterial system, US Patent 5,241 ,964, 1993 
[Sec92] Seca GmbH, Verfahren und Vorrichtung zur nichtinvasiven kontinuierhchen Blutdruckmessung am Menschen, 
Offenlegungsschnft DE 41 05 447 Al, 1992 «=»m.ucu, 

Beschreibung der Erfindung 
Theoretische Grundlagen 

[0008] Zur nichtinvasiven, kontinuierlichen Bestimmung des Blutdrucks ohne externen Druck wird der Blutdruck aus 
anderen, nichtinvasiv messbaren kardiovaskularen GroBen abgeleitet. Dazu sollen im folgenden Beziehungen zwischen 
den drei bei der Ausbreitung von Pulswellen im GefaBsystem des Menschen einheigehenden Pulsformen (Druck- 
5>trom- und Volumenpuls) hergeleitet werden. 

[0009] Eine exakte mathematische Beschreibung der hamodynamischen Vorgange im GefaBsystem selbst gestaltet 
sich extrem schwieng Es ist geschickter, vereinfachte Modelle zu betrachten und diese dann auf das GefaBsystem abzu- 
bilden. Ein probates Modell eines GefaBsegments ist das eines elastischen Schlauches. 

[0010] Die allgemeinste Form der Bewegungsgleichung fur stromende, inkompressible Hussigkeiten stellt das Navier- 
Moicescne Oleichungssystem dar: 

P' ^ + (vV)vj=- <? rarf/7 + / /4 +^.Av (1) 

mit p = Dichte, V = Geschwindigkeit der Flussigkeit in die drei Raumrichtungen, V = Nabla-Operator, p = Druck, 7 A = 
auBere Kraftdichte, r] = Viskositat der Hussigkeit, A = Laplace-Operator. 

[0011] Hierbei reprasentieren die Terme auf der linken Seite die Tragheitskraftdichten, die lokale und die konvektive 
?^i eU " lg T?- Auf ? r wchte 9 Seite ist P der Druck gradient, und t| • AV entspricht der Reibungskraftdichte 
L0012] Zur Losung dieses partiellen, nichtlinearen Gleichungssystems GL (1) konnen im Hinblick auf das Arteriensy- 
stem vereinfachende Annahmen getroffen werden. Die konvektive Beschleunigung kann bei Beschrankung auf genU- 
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gend kleine Geschwindigkeiten vemachlassigt werden. Die nichtlinearen Anteile konnen ebenfalls vemachlassigt wer- 
den, da die Phasengeschwindigkeit wesentlich groBer als die axiale Geschwindigkeitskomponente und diese wiederum 
viei groBer als die radiale Geschwindigkeitskomponente ist. Ebenso konnen die zweiten Ableitungen nach z vemachlas- 
sigt werden; auBere Krafte, wie zum Bei spiel die Schwerkraft, und das radiale Druckgefalle seien ebenfalls vernachlas- 
sigbar. 

[0013] Unter diesen Annahmen kann die ietzte Gleichung aus Gl. (1) in Zylinderkoordinaten gemaB Fig. 1 wie folgt 
dargestellt werden: 



dv 7 dp 



dt 



dz 



0 2 v, 1 dv z 

T" + ~ 

dr 1 r dr 



(2) 



[0014] Diese linearisierte Differentialgleichung lasst sich aufgrund des Superpositionprinzips mit einem harmonischen 
Separationsansatz aus der Uberlagerung von hin- und riicklaufenden Wellen losen: 



P 8 es(z,t)=ZP k ,H e^-™ + IP M ei°"" + ™ 



k=0 



(3) 



*=0 k=0 



[0015] Hierbei sind: CO = 2 • n • f = Kreisfrequenz, P^, V k = komplexe Amplituden der k. harmonischen Komponente 
des Drucks bzw. der Geschwindigkeit (Index H: hinlaufende Welle, Index R = riicklaufende Welle), und y± ist das Fort- 
pflanzungsmaB bzw. die Ausbreitungskonstante der k. harmonischen Komponente. 

[0016] Im folgenden soli die Differentialgleichung der Einfachheit halber nur fiir eine Harmonische (k = 1) und fur 
eine hinlaufende Welle gelost werden: 

p(z,t) = Pe J0X - 1f2 

v z (r, z, t) = V(r) • d 0 *^ (4) 

[0017] Mit y=a + jB = a + j(0/Cph. a ist der Dampfungsbelag, p der Phasenbelag, der sich wiederum als Quotient von 
Kreisfrequenz und Phasengeschwindigkeit Cph ausdrucken lasst. Die Losung des Gleichungssystems muss die Randbe- 
dingungen an der GefaBinnenwand Ro erfullen. Dabei wird der Schlauch in z-Richtung als sehr steif bzw. langsfixiert an- 
genommen. Ferner muss die axiale Beschleunigungskomponente wegen der Rotationssymmetrie bei r = 0 den Wert Null 
annehmen. 



V(R 0 ) = 0 
dV{r) 



dr 



= 0 



(5) 



r=0 



[0018] Der zeitvariante Innenradius setzt sich dabei aus einem statischen und einem dynamischen Anteil zusammen: 
R 0 (z,t) = R 0 ^ tat + AR 0 -e'' ( » t -^ (6) 

[0019] Somit lasst sich die Besselsche Differentialgleichung Gl. (2) losen: 



_ 7 



wobei J n Bessel-Funktionen erster Art n. Ordnung darstellen: 
(-l) v r . \n+2v 



j M -f ( - 1)v K 

" ( ^v!.r(„ + v + i) UJ 



(7) 



(8) 



[0020] Zur Bestimmung des Gesamtflusses i(z, t) im Schlauch wird iiber den Querscbnitt integriert: 
i(z,t)= \v z (r,z,t)da= ]v z (r,z,t)-2nrdr 



_r* R 5 



jcop 



p. e j«»-rz. 



! Jwh ? 12 *o Joiicoph P 12 *ol 



13 



(V^7i 3/2 /?o) 



(9) 
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[0021] Gl. (9) lasst sich mit der Rechenregel 2/tf,(x) = J 0 (x) + J 2 (x) und der Substitution 

Z - j£g J o{yJ®P/n j 3/2 -Ro) 
5 ' " < Ji^j^ Ro) (10) 

vereinfachen zu 

Kmpulf* ^ ' m Arteriensystem existie renden hin- und riicklaufenden Wellen ergeben sich somit fur Druck- und 

15 p(z,t) = (p H e-r z +p R . e + r z )e }tot 

Kz,t) = ^~ (p h - e~r z - P R ■ e+K \e j03t (1 2) 

20 

[0023 R 3 , J" *]&\ 2 Si " d di , e Verlaufe des Druck- und des Strompulses skizziert. Es ist klar ersichdich, dass sich 

gemaB 01. (12) der Druckpuls aus der Summe, der Strompuls aus der Differenz einer hin- und riicklaufenden Welle er- 
genen. 

25 F^) 24] c i« Werden " Un 8emaB Fi8 ' 8 a " eine "' ° efa6aSt 2W6i SteUen Zl = 0 und z > = 1 s0 «S* sich mit f(z, t) = 

Pl=P(z = 0) = P H +P R 
P 2 =P(z = D=P H e-r l + p R . e + r l 



30 



h = Kz=0)=£~{P„-P R ) (13) 



/ 2 = /(z=/)=X.( P 

35 Z; ' 

[0025] Damit kann mit den Rechenregeln 14 (e* + e~*) = cosh(x) und K (e* - e"*) = sinh(x) der Druck P, bestimmt wer- 
40 a _ Ij COSh(y /)-/ ? 

r/Z r smh(yl) 

Pl(t) - P] . c m _ '1 -cosh(/ 0-/ 2 g >Vaf (14) 
45 r/Z/sinh(yi) 

[0026] Definiert man den Reflexionsfaktor r r mit 



* (15 > 

so lasst sich ausgehend von GL (13) weiterhin folgende Berechnungsformel fur den Blutdruck P t ermitteln: 

m-y^h-J* (16) 

Schlussfolgerungen 

I. Der Blutdruck p ligC8 , zusammengesetzt aus den harmonischen Komponenten p, , kann nach Gl. (14) aus den har- 
rnonischen Komponenten \ und I 2 der beiden Strompulse i 1>ges und i 2>ges , dem kardiovaskularen Parameter Z T und 
dern AusbreitungsmaB y bestimmt werden . 1 
TT. GL (16) bietet an, den Blutdruck P Ugt& , aus dem Blutfluss T lt dem kardiovaskularen Parameter Z, dem Reflexi- 
onsfaktor r r und dem AusbreitungsmaB y zu bestimmen. ' " 

65 [0027] Als Alternative zum Strompuls lasst sich auch der nutdereGeschwindigkeitspulsheranziehen: v = i/TCR^ Ferner 
kann auch alternativ den Druck p2 an der Steile z 2 ermittelt werden. ^ 



50 



55 



60 



4 



DE 100 33 171 A 1 



Messverfahren 



[0028] Urn nach Schlussfolgerung I. am Menschen den Blutdruck pi >gcs zu ermitteln, wird an mindestens zwei Positio- 
nen Zi und z 2 eines GefaBastes mindestens funf Mai in der Sekunde die Strompulse ii tges und i 2 ,ges gemessen, berechnet 
daraus die harmonischen Komponenten Ii und I 2 , bestimmt dann damit und mit eventuell einem dritten Strompuls i 3gcs 5 
an einer dritten Messstelle z 3 das AusbreitungsmaB 7 und kann dann mit der z. B. vorher durch Kalibriermessungen er- 
mittelten GroBe 'L\ die harmonischen Komponenten pi des Blutdrucks nach Gl. (14) und somit den Gesamtblutdruck 
Pi, g es nach Gl. (3) bestimmen. 

[0029] Alternativ legt Schlussfolgerung II. zur Ermittlung von p ltgcs nahe, an einer Positionen z x eines Gefafiastes min- 
destens fiinf Mai in der Sekunde den Strompuls Ii zu messen, dann damit und mit einem weiteren Strompuls i 3)ges an ei- 10 
ner weiteren Messstelle z 3 oder mittels einer mit der Herzaktion verknupften GroBe, z. B. eines Klektrokardiogramms 
(EKG), das AusbreitungsmaB y zu schatzen, um dann damit sowie den GroBen Zj und r r den Blutdruck pi >ges zu bestim- 
men. 

[0030] Nach dieser allgemeinen Messbeschreibung soil naher auf die zur Berechnung des Blutdrucks notwendige Be- 
stimmung der einzelnen Parameter eingegangen werden. 15 
[0031] Die harmonischen Komponenten Ii, I 2 bzw. I 3 der Strompulse ii >ges , i 2>ge s bzw. i 3 gcs lassen sich am einfachsten 
iiber eine Fouriertransformation berechnen. 

[0032] Zi ist neben der Kreisfrequenz CO vom Radius Ro, der Blutdichte p und der Viskositat r| abhangig, wobei p und 
stets, Ro in erster Naherung als konstant angenommen werden konnen. Zi kann statistisch-empirisch intraindividuell 
ebenfalls als konstant angenommen oder durch individuelle Patientendaten wie Alter und Geschlecht oder Kahbriermes- 20 
sungen approximiert werden. Ist eine noch genauere Bestimmung von 21 erwiinscht, so muss die \blumenpulsation Ro 
beriicksichtigt werden, die allerdings annahemd in Phase mit dem Druckpuls ist. Der dynamische Anteil ARq nach Gl. (6) 
betragt in der Regel nur einige Prozent des statischen Anteils Ro^tat- Beispielsweise betragt an der groBen Arteria carotis 
communis mit Reseat = ca - 5 mm bei einer Druckanderung von ca. 70 mmHg ARo = ca. 0,15 mm ( = 3%). Diesen Einfluss 
konnte man z. B. durch weitere empirische Approximation oder Kalibriermessungen bestimmen. Sclbstverstandlich 25 
kann der Radius Rq auch direkt gemessen werden, zum Beispiel mit den Mitteln der ortlich hochauflosenden optischen 
Tomographic oder mit Ultraschall-Echoverfahren fur groBere GefaBe. 

[0033] Der Reflexionskoeflizient r r ist im wesentlichen vom peripheren Abschlusswiderstand der Arterie abhangig und 
kann wie Zj statistisch-empirisch intraindividuell, durch individuelle Patientendaten wie Alter und Geschlecht oder Ka- 
libriermessungen angenahert werden. 30 
[0034] Bei der Bestimmung des FortpflanzungsmaBes y mussen das DampfungsmaB a und das PhasenmaB P = (fl/c p h 
bestimmt werden. In erster Naherung kann von einer verlustfreien Ubertragung (a = 0) ausgegangen werden. Dann ver- 
einfachen sich GL (14) und (16) zu: 



JO) 



1 1 * COS 


, c Ph ) 




sin 


i. c Ph j 


1 



(17) 
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[0035] Die Phasengeschwindigkeit cph im PhasenmaB p ist im allgemeinen fiir jede harmonische Pulswelle wegen des 
dispersiyen Verhaltens des menschlichen GefaBsystems unterschiedlich groB. Niederfrequente Anteiie der Pulswellen 
pflanzen sich langsamer fort als hoherfrequente. Wird Reflexionsfreiheit vorausgesetzt, so konnen die frequenzabhangi- 
gen Phasengeschwindigkeiten durch den Phasenunterschied der einzelnen harmonischen Komponenten der Strompulse 50 
Ii und I 2 bestimmt werden. Da allerdings im arteriellen System Reflexionen vorhanden sind, ist dies nur eine Naherungs- 
losung (die sogenannte "scheinbare" Phasengeschwindigkeit). Die "wahren" Phasengeschwindigkeiten konnen jedoch 
empirisch oder durch Kalibriermessungen approximiert werden. Bei Anwendung von Gl. (18) bzw. von Messverfahren 
II. bietet sich an, die raumlich gemittelte Phasengeschwindigkeit mittels EKG-R-Zacke und dem Strompuls I t zu bestim- 
men, d. h. die Ausbreitungsgeschwindigkeit der Pulswellen zwischen Herz und peripherer Messstelle 21. Sollen die tat- 55 
sachlichen "wahren" Phasengeschwindigkeiten ermittelt werden, so erfordert dies eine weitere Flussmessung an einem 
dritten Ort z 3 des GefaBsystems, denn im Reflexionsfall nach Gl. (12) mussen zur Ermitdung der drei Unbekannten P H , 
Rr und y drei Gleichungen aufgestellt werden. 

[0036] Die Messrate bei der Blutflussbestimmung von mindestens 5 Hz ergibt sich aus folgender Uberlegung: Mensch- 
liche Puisraten befinden sich im Bereich zwischen ca. 30 und 180 Schiagen pro Minuten, das entspricht minimal 0,5 Hz 60 
bzw. maximal 3 Hz. Es kann gezeigt werden, dass menschliche Pulse mit den ersten harmonischen Komponenten je nach 
gewiinschter Resynthesegenauigkeit hinreichend beschrieben werden konnen. Beispielsweise erreicht man mit den er- 
sten 10 Harmonischen bei der Resynthese eine Signalannaherung von bis zu 99,5%. Die relevante Bandbreite eines Puls- 
signals kann im Bereich von ca. 2,5 Hz bis 30 Hz festlegt werden (Fig. 3). Zur Erfiillung des Abtasttheorems muss min- 
destens mit der doppelten Bandbreite abgetastet werden, also mindestens 5 Hz. Ahnliches gilt fiir die Registrierung der 65 
Herzaktion bzw. -erregung z. B. mittels EKG. 
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Beschreibung des Systems 

[0037] Die technische Realisierung der Erfindung kann Fig. 4 bis Fig. 7. entnommen werden. Es besteht aus einem 
Hauptgerat (1) mil Sensoren (11), einem abnehmbaren Sensorgehause (4) mit weiteren Sensoren (12), das iiber ein 
5 selbstaufwickelndes Kabel (13) mit dem Hauptgerat (1) verbunden ist. Das Sensorgehause (4) kann in das Hauptgehause 
(1) komplett integriert werden. Beim Abnehmen des Sensorgehauses (4) gemaB Fig. 6 wird der Sensorenabstand (11) 
und (12) zum Beispiel iiber die Kabelabwicklung automatisch vom Gerat bestimmt. Hs ist auch moglich, die Verbindung 
des Sensorgehauses (4) mit dem Hauptgehause (1) kabellos z. B. per Funk auszufuhren, was insbesondere bei der Mess- 
variante II von Interesse ist, wenn Sensor (12) als EKG-Ableitung z. B. mittels Brustgurt ausgefuhrt wird. 
10 [0038] Die gemessenen und berechneten Biosignale (Blutfluss, Puis, Blutdruck, AusbreitungsmaB, EKG u. a.) konnen 
graphisch und/oder alphanumerisch auf dem LCD-Display (2) angezeigt werden. Hs besteht. ferner die Moglichkeit, iiber 
das Tastenfeld (3) Einstellungen zu tatigen. 

[0039] Nach Variante I messen die Sensoren (11), (12) gemaB Fig. 8 mindestens zwei Blutflusssignale i 1>gcs und i 2 ,ge S an 
zwei verschiedenen Orten z t und z 2 eines GefaBastes des Korpers (vorzugsweise an einem Arterienast), so dass sich dar- 

1 5 aus neben anderen Parametern auch das AusbreitungsmaB 7 bestimmen lasst. Das Gerat lasst sich mit. Bandem (5), (6) an 
den menschlichen Extremitaten, z. B. dem Arm (7), iiber oberflachlich gelegenen GefaBen plazieren. Dazu bieten sich 
beispielsweise am Arm als grbBere Gef aBe die Arteria brachialis (8) in der Armbeuge, die Arteria radialis oder ulnaris (9) 
am Handgelenk oder die Arteria digitalis (10) am Finger an. Da die Phasengeschwindigkeiten der Pulswellen recht hoch 
sind (ca. 5 bis 15 m/s), bietet es sich an, die Sensoren (11) und (12) fur eine hohere Messgenauigkeit nicht allzu nahe bei- 

20 einander zu plazieren. Bei einem Abstand von 1 = 5 cm und einer mittleren Phasengeschwindigkeit von C Ph = 10 m/s er- 
gibt sich eine zeitliche Phasendifferenz von 5 ms, so dass bei den zu erfassenden dynamischen PhasendifFerenzen ca. im 
1/10-Millisekundenbereich aufgelost werden muss. VergrdBert sich der Messabstand I, etwa zwischen Arteria brachialis 
(8) und Arteria radialis (9) auf ca. 25 cm, so sind die Anforderungen an die zeitliche Auflosung natiirlich wesentlich ge- 
ringer (ca. Millisekundenbereich), da die zu erfassende Phasendiflerenzen groBer geworden sind. 

25 [0040] Bei der Mess variante II. werden die Anforderungen an die zeitliche Auflosung wcitcr drastisch reduzicrt. Dabci 
ist der Sensor (12) zur Erfassung der Herzaktion beispielsweise als einfache EKG-Ableitung realisiert, der als kabelloser 
Brustsensor inkl. Brustgurt ausgefuhrt ist und das EKG-Signal per Funk kontinuierlich an das Hauptgerat (1) sendet. 
Eine andere Moglichkeit bietet sich beispielsweise in einer EKG-Ableitung linker Ann-rechter Ann nach Einthoven I, 
wobei sich eine Elektrode im Hauptgerat (1) befindet und die andere im abnehmbaren Sensor (12). Der Sensor (11) im 

30 Hauptgerat (1) misst nach wie vor den Blutfluss in einem BlutgefaB, z. B. (8), (9), (10). Zur Ermittlung der mittleren Pha- 
sengeschwindigkeit wird nun die Ausbreitungszeit der Pulswellen vom Herzen (EKG-R-Zacke) bis zur peripheren Mess- 
stelle der Blutflussmessung herangezogen. Ein anderes MaB zur Registrierung der Herzaktion stellen beispielsweise die 
Herztone dar. 

[0041] Zur Gewinnung der Blutflusssignale i l gcs , i^, i 3?ges findet die Dopplertechnik Anwendung. Dazu wird gem. 
35 Fig. 9 und Fig. 10 entweder Ultraschall bei einer wohldefinierten Frequenz im MHz-Bereich (Standardwert ca. 8 MHz 
fur oberflachennabe Gef aBe) oder Laserstrahlung mit einer wohldefinierten Wellenlange vorzugsweise im nahen Infra- 
rotbereich von ca. 700-3000 nm in das Gewebe eingestrahlt. 

[0042] Bei Ultraschall werden die unter einem Winkel a eingestrahlten Schallwellen mit der Frequenz f 0 an bewegten 
Blutteilchen der Geschwindigkeit v mit einer Dopplerfrequenzverschiebung Af zuriickgestreut: 

40 

9 r 

&f -~-vcosa (19) 

45 [0043] Hierbei ist c die Schallausbreitungsgeschwindigkeit und betragt in menschlichem Geweben ca. 1450 m/s. So- 
mit erhalt man iiber den detektierten zuriickgestreuten Ultraschall am Ultraschalldetektor ein MaB fur den Blutfluss. 
[0044] Im optischen Fail wird mit koharentem Laserlicht der Wellenlange Xo das Gewebe bestrahlt. Das Licht wird da- 
bei aber wegen der im Vergleich zu Ultraschall wesentlich geringeren freien Weglange auch an statischen Gewebeteilen 
gestreut, so dass die Photonen - wenn uberhaupt - unter einem beliebigen Winkel auf ein bewegtes Blutteilchen treffen 

50 u nd je nach dem eine mehr oder weniger groBe Dopplerverschiebung erhalten. Somit lasst sich lediglich fur den Fall der 
Einfachstreuung an einem bewegten Blutteilchen v eine maximale Dopplerfrequenzverschiebung Af max am Photodetek- 
tor detektieren: 

At 2 

55 A/max = J-' vn (20) 
[0045] n ist der Brechungsindex von Gewebe. 

[0046] Die Vorteile des Laser-Doppler-Verfahrens gegenuber dem Ultraschall-Doppler-Verfahren liegen zum einen 
darin, dass die Lichteinkopplung ins Gewebe ohne Kontaktgel erfolgen kann (wobei es im Prinzip bei Ultraschall auch 

60 ohne Gel moglich ware, was allerdings mit sehr hohen Kopplungsverlusten verbunden ist). Zum anderen erhalt man eine 
wesentlich hohere ortliche Auflosung, so dass der Blutfluss auch in kleinsten GefaBen wie Kapillaren gemessen werden 
kann. Damit erhoht sich allerdings auch die Signaibandbreite des detektierten Signals. Der Vorteil des Ultraschall-Ver- 
fahrens liegt in der Moglichkeit, den Blutfluss absolut zu messen, wohingegen die Laser-Doppler-Technik nur eine rela- 
tive Messung erlaubt und somit auf eine initiale Kalibrierung angewiesen ist. 

65 [0047] Die empfangenen Sensorsignale werden gem. dem Blockschaltbild aus Fig. 1 1 einem Analogteii (14) zugefuhrt 
und anschlieBend in einer digitalen Signalverabeitungseinheit (15) weiterverarbeitet. Zum System gehoren weiterhin 
Speicherbausteine (16), eine Ein-/Ausgabe-Einheit (17) und eine Displayeinheit (18). 

[0048] Im Analogteii werden gem. Fig. 12 die Sensoren (11), (12), (19) (Es konnen, wie im folgenden noch gezeigt 
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wird, auBer den zwei Sensoren 1 und 2 noch weitere Sensoren zum Einsatz komnien. Diese sind im "virtuellen" Sensor m 
(19) zusammengefasst.) angeregt (20). Bei der Flussmessung erfolgt dies irn Ultraschallfall iiber einen Oszillator, im op- 
tischen Fall mit einer Laserdiodentreiberschaltung, die fur eine konstante optische Leistung und einen Ein- bzw. Aus- 
schaltschutz der Laserdiode sorgt. Beim EKG wird keine Anregung benbtigt. Die empfangenen Signal werden dann 
bandpassgefiltert (22) und mit automatischer Gewinnkontrolle (AGC) verstarkt (23), Dabei ist wichtig, dass die analogen 5 
Baugruppen konstante Gruppen- bzw. Phasenlaufzeiten besitzen, um nicht die Phaseninformationen der Signale zu ver- 
falschen, was im Hinblick auf die Phasen- bzw. Pulswellengeschwindigkeitsbestimmung ungunstig ware. Sinnvolle un- 
tere Grenzfrequenzen des Bandpasses liegen bei einigen 100 Hz, um den hohen Signalgleichanteil, 50 Hz-Netzinterfe- 
renzen und die niederfrequenten plethysmographischen Signalanteile im Frequenzbereich von 1 Hz bis ca. 30 Hz zu eli- 
minieren. Bei der Flussmessung resultieren sie in Wand- oder Sensorbewegungen und im optischen Fall in den zeitlich 10 
verandernden Blutvolumina. Diese optischen plethysmographischen Anteile sind fur die Flussbestimmung storend, kon- 
nen zur Ermittlung des Blutdrucks alierdings noch weitere Informationen beitragen. So ist der zeitliche Verlauf des ple- 
thysmographischen Signals qualitativ mit dem Volumenpuls und somit mit dem Druckpuls verknupft. 
[0049] Im Ultraschallfall werden die Signale nach der Verstarkung demoduliert (24) und noch einmal bandpassgefil- 
tert. Vor der AD-Wandlung (27) wird erneut eine Verstarkung (26) durchgefiihrt, bevor sie gem. Fig. 1 3 in der digitalen 15 
Signalverarbeitungseinheit (15) weiterverarbeitet werden. 

[0050] Sowohl bei der Erfassung der Herzaktion (EKG) als auch im optischen Fall ist eine Demodulation nicht notig. 
Bei der Laser-Flussmessung erfolgt dies bereits am Photodetektor durch Interferenz der frequenzverschobenen und 
nichtfrequenzverschobenen Strahlen automatisch. 

[0051] Die obere Grenzfrequenz des Bandpasses (22) bzw. (25) richtet sich nach der Samplingrate der AD-Wandler 20 
(15). Sie dient dazu, Rauschen und Aliasingeffekte zu unterdriicken. Bei Ultraschall ist eine obere Grenzfrequenz von ca. 
20 kHz (25), bei Laserstrahlen von ca. 200 kHz (22) sinnvoll, beim Erfassen der Herzaktion ca 2 kHz (22). 
[0052] In der von einer Gesamtsteuerung (28) gesteuerten Signalverarbeitungseinheit (Fig. 13) werden zunachst Arte- 
fakte und sonstige Storungen durch adaptive oder parametrische Filter (29) beseitigt und dann kontinuierlich, d. h. min- 
destens fiinf Mai in der Sekunde, der Blutfluss ermittelt (30). Dies kann im Zeitbcreich mittels einfacher Nulldurch- 25 
gangszahlung erfoigen. Dieses Verfahren ist einfach und schnell, aber ungenau. Exaktere Verfahren arbeiten im Fre- 
quenzbereich. Dazu werden aus dem Zeitsignal fiir kurze Zeitintervalle Spektrogramme bestimmt, die iiber eine Fast 
Fourier Transformation (FFT) oder parametrisch geschatzt werden konnen. Es lasst sich zeigen, dass iiber das erste ge- 
wichtete Moment im Spcktralbereich die mittlere Russgeschwindigkeit bestimmt werden kann: 

c \fS(fW 

v = 1 (21) 

2/o-cosa )S(f)df 

[0053] Im optischen Fall wird genauso vorgegangen. Es lasst sich auch hier zeigen, dass das erste gewichtete Moment 35 
im Spektralbereich proportional zur mittleren Russgeschwindigkeit ist: 

\fS(f)df 

< v >(X -i— (22) 
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[0054] Bei der Registrierung der Herzaktion z. B. mit einem EKG ist auBer einer Rlterung keine weitere Signalverar- 
beitung notwendig. 

[0055] Anhand mindestens zweier Russpulse i ltges und i 2 ,ges bzw. einer mit der Herzaktion verkniipften GroBe (z. B. 
EKG) und eines Flusspulses wird das AusbreitungsmaB y (33) bestimmt. Dazu werden die Zeitsignale i l)ges und i 2 , gcs zum 45 
Beispiel mittels einer FFT in den Frequenzbereich transformiert, und man erhalt somit Betrag und Phase der harmoni- 
schen Komponenten l\ und I2. Wie weiter oben ausgefiihrt, lasst sich dann das PhasenmaB p = o/Cph berechnen. Zur Er- 
mittlung des mittleren PhasenmaBes mittels eines EKGs und einen Russpulses wird nun die zeitliche Differenz vom Start 
der Pulswellen am Herzen (EKG-R-Zacke) bis zur peripheren Messstelle der Blutflussmessung herangezogen. 
[0056] Da mit diesen Verfahren lediglich die "scheinbaren" Phasengeschwindigkeiten bestimmt werden konnen, kon- 50 
nen zur Steigerung der Messgenauigkeit die " wahren" Phasengeschwindigkeiten und Dampfungen empirisch oder durch 
Kalibriermessungen approximiert werden. Die exakte Berechnung der "wahren" Phasengeschwindigkeiten und der 
Dampfung erfordert eine weitere Russmessung an einem Ort 23 des GefaBsy stems (19). Auch damit kann die Messge- 
nauigkeit erhoht und die Zahl der notwendigen Kalibriermessungen reduziert werden. 

[0057] Dann lassen sich mit dem Parameter Zi und ggf. dem Refiexionsfaktor r r die einzelnen harmonischen Kompo- 55 
nenten des Blutdrucks pi (35) berechnen. Damit kann letztlich der kontinuierliche Verlauf des Blutdrucks pi )gcs , insbe- 
sondere der systolische, diastolische und mittlere Blutdruck, ermittelt werden. 

[0058] Der kardiovaskulare Parameter Zt sowie der Refiexionsfaktor r r werden je nach gewiinschter Zuverlassigkeit 
und Messgenauigkeit analytisch nach jeweiliger individueller Kalibrierung (32) oder statistisch-empirisch mit individu- 
ellen Patientendaten wie zum Beispiel Alter und Geschlecht bestimmt. Um die Messgenauigkeit zu steigem und die An- 60 
zahl der Kalibriermessungen zu reduzieren, kann der wesentliche Parameter in Zi der GefaBradius Ro, auch direkt mittels 
eines weiteren nichtinvasiven Sensors (19) gemessen werden. Zur Bestimrnung der Radien von kleinen GefaBen eignet 
sich hierbei die ortiich hochauflosende opdsche Tomographic, fur groBere GefaBe konnen die bekannten Ultraschall- 
Echoverfahren zum Einsatz kommen. 

[0059] Zur Kalibrierung kann die Schwerkraft ausgenutzt werden. Durch Heben oder Senken um eine wohldefinierte 65 
Hone der Extremitat, an welcher die Sensoren angebracht sind, konnen aufgrund des sich ergebenden zusatzlichen, be- 
kannten hydrostatischen Blutdrucks andere Parameter bestimmt werden. Ferner konnen die Pulskonturen im Blutfluss 
und Blutdruck Aussagen iiber die notwendigen kardiovaskularen GroBen von GefaBradius Rq und Refiexionsfaktor r r lie- 
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fern. 

[0060] Urn sicherzustellen, dass die Sensoren (11), (12), (19) optimaie Signale liefern und dass das Gerat einfach am 
Menschen appliziert werden kann, konnen die Flusssensoren manuell oder automatisch positioniert werden. Im automa- 
tischen Fall konnen die Sensorsignale vor, wahrend oder zwischen den Mess- und Berechnungsphasen standig nachge- 
5 fuhrt werden, so dass bei initialer Applikation oder Verrutschen des Gerates immer dieselbe optimaie Messstrecke (uber 
dem gewiinschten BlutgefaB) zugrunde liegt. Der dazugehorige Regelalgorithmus (31) wird in der Signalverarbeitungs- 
einheit (15) implementiert, die Hardwareansteuerungen (21) in den Sensoren (11), (12), (19) selbst und im Analogteil 
(14) integriert. 

[0061] Als adaptive Flusssensoren bieten sich sowohl im akustischen als auch im optischen Fall mehrere Realisierun- 
10 gen an. Die erste Moglichkeit beinhaitet nach Fig. 14 fur beide Falle ein mechanisches Nachfuhren des eigentlichen Sen- 
sors (37) bestehend aus Sende- (38) und Kmpfangs-Piezokristall (39) bzw. Laserdiode (38) und Photodetektor (39), zum 
Beispiel einem beweglichen Schrittmotor (36), der auf einer Spindel (40) entlang fahren kann. Die Sensoreinheit (11), 
(12), (19) wird dann so am Arm appliziert, dass der Fahrweg quer zum BlutgefaB verlauft. Der Motor (36) wird uber die 
Hardwareansteuerung (21) angesprochen und uber den Regelalgorithmus (31) geregelt. 
15 [0062] Als zweite Moglichkeit bietet sich ein Ultraschall- bzw. Laser-Array Fig. 1 5 an. Don sind vieie Einzelsensoren 
(41), (bestehend aus Sende- und Empfangs-Piezokristall bzw. Laserdiode und Photodetektor) zum Beispiel zweireihig 
versetzt linear angeordnet, die uber eine Multiplexerschaltung (21) angesteuert bzw. ausgewahlt werden konnen. Die An- 
steuerung erfolgt uber den Regelalgorithmus (31). 

[0063] Eine weitere Alternative im optischen Fall lasst sich mit Lichtfuhrungsvorrichtungen wie beispielsweise Licht- 
20 wellenleitern realisieren. Im Prinzipbild nach Fig. 16. Dort wird mit Hilfe mikromechanisch verstellbarer Spiegel (45) 
ein virtuelles Array aufgebaut, bei der nur ein Sensorelement (43) benotigt wird. Die Auswahl eines Lichtfuhrungsele- 
mentepaares des Bundels (42) erfolgt uber Drehung des Spiegels (45) urn den Winkel <p und/oder durch Fahren um eine 
Strecke d entlang der optischen Einstrahlachse (44), so dass genau eine Lichtzuruhrung des Strangs ausgewahlt wird. 
Eine weitere Moglichkeit zur Selektion eines Lichtfuhrungselementepaares ist in Fig. 17 Strahlaufweiter (46) aufgewei- 
25 tct (47), und dann mit cincm clektronisch ansteuerbaren LCD-Shutter (48) durch Abdunkclung (49) und Nichtabdunkc- 
lung (50) ein Lichtfuhrungselementepaar ausgewahlt. 

Patentanspriiche 

30 1. Vorrichtung zur nichtinvasiven Blutdruckmessung am Lebewesen, gekennzeichnet dadurch, dass 

a) eine nichtinvasive sensorische Vorrichtung 

- zwei mit dem Blutfluss oder der Blutflussgeschwindigkeit verknupfte GroBen an unterschiedlichen Po- 
sitionen am BlutgefaBsystem eines Lebewesens misst, oder 

- eine mit dem Blutfluss oder der Blutflussgeschwindigkeit verknupfte GroBe am BlutgefaBsystem eines 
35 Lebewesens und eine mit der Herzaktion verknupfte GroBe misst, 

b) eine Signalverarbeitungseinheit 

- aus den mindestens zwei empfangenen Biosignalen mindestens funf Mai in der Sekunde den Blutfluss 
oder die Blutflussgeschwindigkeit bestimmt, mittels zweier mit den Blutfliissen oder Blutflussgeschwin- 
digkeiten verknupften GroBen oder je einer mit dem Blutfluss oder der Blutflussgeschwindigkeit und der 

40 Herzaktion verknupften GroBe das AusbreitungsmaB der Pulswellen schatzt, 

-■ und mit dem Blutfluss oder der Blutflussgeschwindigkeit, dem AusbreitungsmaB der Pulswellen und 
individueller kardiovaskularer Parameter kontinuierlich und/oder quasikontinuierlich den Blutdruck be- 
stimmt, 

c) wobei die individuellen kardiovaskularen Parameter bestimmt werden konnen 

45 - mittels Referenzrnessungen uber Variation des hydrostatischen Blutdrucks durch einen wohldefinierten 

Hohenunterschied der Messstelle des Blutflusspulses zum Herzhohenniveau, 

- mittels herkommlicher Riva-Rocci-Methode, 

- mittels Messung des individuellen Gefafidurchmessers, 

- mittels statistisch-empirischer Schatzung mit und/oder ohne individuellen Patientendaten, 
50 - mittels Musterauswertung der erfassten Sensorsignale. 

2. Vorrichtung nach Anspruch 1, dadurch gekennzeichnet, dass die Flusssensoren (11), (12) die mit den Blutfliissen 
bzw. den Blutflussgeschwindigkeiten verknupften GroBen nach dem Dopplereffekt optisch mit koharentem Licht 
bestimmen. 

3. Vorrichtung nach Anspruch 1, dadurch gekennzeichnet, dass die Flusssensoren (11), (12) die mit den Blutfliissen 
55 bzw. den Blutflussgeschwindigkeiten verknupften GroBen nach dem Dopplereffekt akustisch mit Ultraschall be- 
stimmen. 

4. Vorrichtung nach Anspruch 1, dadurch gekennzeichnet, dass in der Signalverarbeitungseinheit (15) die Blut- 
fliisse bzw. die Blutflussgeschwindigkeiten aus den Nulldurchgangen der empfangenen Sensorsignale bestimmt 
werden (29), (30). 

60 5. Vorrichtung nach Anspruch 1, dadurch gekennzeichnet, dass in der Signalverarbeitungseinheit (15) die Blut- 

fliisse bzw. die Blutflussgeschwindigkeiten durch Momentenbildung der Spektrogramme der empfangenen Sensor- 
signale bestimmt werden, wobei die Spektrogramme uber eine Fouriertransformation, Kurvenanpassung oder mit- 
tels parametrischer Verfahren geschatzt werden konnen (29), (30). 

6. Vorrichtung nach Anspruch 1, dadurch gekennzeichnet, dass in der Signalverarbeitungseinheit (15) die harmo- 
65 nischen Komponenten der Blutflusse bzw. der Blutflussgeschwindigkeiten durch eine Fouriertransformation, Kur- 
venanpassung oder mittels parametrischer Verfahren geschatzt werden (30). 

7, Vorrichtung nach Anspruch 1, dadurch gekennzeichnet, dass in der Signalverarbeitungseinheit (15) die Phasen- 
geschwindigkeiten des AusbreitungsmaBes (33) mit den Phasendifferenzen der harmonischen Komponenten der 
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Blutfliisse bzw. der Blutflussgeschwindigkeiten oder iiber Kreuzkorrelation ermittelt werden, und dass diese Schat- 
zung gegebenenfalls statistisch-empirisch und/oder durch individuelle Kalibriermessungen verbessert wird (32). 

8. Vorrichtung nach Anspruch 1, dadurch gekennzeichnet, dass in der Signalverarbeitungseinheit (15) die Phasen- 
geschwindigkeiten des AusbreitungsmaBes (33) mit den Zeitdifferenzen der Ausbreitungszeiten der Puisweilen von 
Elektrokardiogramm und Blutfluss bzw. Blutflussgeschwindigkeit ermittelt werden, und dass diese Schatzung ge- 5 
gebenenfalls statistisch-empirisch und/oder durch individuelle Kalibriermessungen verbessert wird (32). 

9. Vorrichtung nach Anspruch 1, dadurch gekennzeichnet, dass in der Signalverarbeitungseinheit (15) bei der Be- 
rechnung des AusbreitungsmaBes (33) die Dampfung vernachlassigt wird, oder als statistisch-empirische und/oder 
durch individuelle Kalibriermessungen ermittelte Konstante mit eingeht (32). 

10. Vorrichtung nach Anspruch 1, dadurch gekennzeichnet, dass an einer dritten Stelle ein weiterer nichtinvasiver to 
Sensor (19) eine mit dem Blutfluss oder der Blutflussgeschwindigkeit verkniipfte GroBe am BlutgefaBsystem eines 
Lebewesens misst, in der digitalen Signalverarbeitungseinheit (15) die Biutflusse oder Blutflussgeschwindigkeiten 
bestimmt werden (30), um dann mit den harmonischen Komponenten die Phasengeschwindigkeiten und die Damp- 
fung des AusbreitungsmaBes (33) exakt zu ermitteln. 

11 . Vorrichtung nach Anspruch 10, dadurch gekennzeichnet, dass der weitere Sensor (19) die mit den Blutfliissen 15 
bzw. den Blutflussgeschwindigkeiten verknupften GroBen nach dem Dopplereffekt optisch mit koharentem Licht 
bestimmt. 

12. Vorrichtung nach Anspruch 10, dadurch gekennzeichnet, dass der weitere Sensor (19) die mit den Blutfliissen 
bzw. den Blutflussgeschwindigkeiten verknupften GroBen nach dem Dopplereffekt akustisch mit Ultraschall be- 
stimmt. 20 

13. Vorrichtung nach Anspruch 10, dadurch gekennzeichnet, dass in der Signalverarbeitungseinheit (15) die Biut- 
flusse bzw. die Blutflussgeschwindigkeiten aus den Nulldurchgangen des empfangenen Sensorsignals bestimmt 
werden (29), (30). 

14. Vorrichtung nach Anspruch 10, dadurch gekennzeichnet, dass in der Signalverarbeitungseinheit (15) die Biut- 
flusse bzw. die Blutflussgeschwindigkeiten durch Momcntenbildung der Spektrogrammc des empfangenen Sensor- 25 
signals bestimmt wird, wobei die Spektrogramme tiber eine Fouriertransformation, Kurvenanpassung oder mittels 
parametrischer Verfahren geschatzt werden kbnnen (29), (30). 

15. Vorrichtung nach Anspruch 10, dadurch gekennzeichnet, dass in der Signalverarbeitungseinheit (15) die har- 
monischen Komponenten der Biutflusse bzw. die Blutflussgeschwindigkeiten durch eine Fouriertransformation, 
Kurvenanpassung oder mittels parametrischer Verfahren geschatzt werden (30). 30 

16. Vorrichtung nach den Anspruchen 1 oder 10, dadurch gekennzeichnet, dass ein kardiovaskularer Parameter be- 
stimmt wird, indem mit einem weiteren nichtinvasiven Sensor (19) der GefaBradius mit den Mitteln der optischen 
Tomographic gemessen wird. 

17. Vorrichtung nach den Anspruchen 1 oder 10, dadurch gekennzeichnet, dass ein kardiovaskularer Parameter be- 
stimmt wird, indem mit einem weiteren nichtinvasiven Sensor (19) der GefaBradius nach dem Ultraschall-Echover- 35 
fahren gemessen wird. 

18. Vorrichtung nach den Anspruchen 1 oder 10, dadurch gekennzeichnet, dass die Sensorgerate (4) mit dem 
Hauptgerat (1) kabellos telemetrisch kommunizieren. 

19. Vorrichtung nach den Anspruchen 1 oder 10, dadurch gekennzeichnet, dass die Sensoren (11), (12), (19) zur Si- 
gnaloptimierung automatisch und/oder manuell iiber geeigneten BlutgefaBen am Lebewesen positioniert werden. 40 

20. Vorrichtung nach Anspruch 23 dadurch gekennzeichnet, dass die Positionierung der Sensoren (11), (12), (19) 
mit einer mechanischen Bewegung (36)-(40) erfolgt, die iiber einen digitalen Regelalgorithmus (31) geregelt wer- 
den kann (21). 

21. Vorrichtung nach Anspruch 23 dadurch gekennzeichnet, dass die Sensoren (11), (12), (19) je eine Matrixstruk- 

tur (41) bilden, die iiber einen digitalen Regelalgorithmus (31) angesteuert werden kann (21). 45 

22. Vorrichtung nach Anspruch 23 dadurch gekennzeichnet, dass die optischen Sensoren (11), (12), (19) iiber 
Lichtfuhrungsvorrichtungen (42) an die Haut angekoppelt werden, bei der ein Lichtfuhrungselementepaar zum Bei- 
spiel iiber verstellbare Spiegel (45), iiber LCD-Shutter (48) oder Bragg-Zellen ausgewahlt wird. 



Hierzu 7 Seite(n) Zeichnungen 50 



55 



60 



65 



9 



ZEICHNUNGEN SEITE 1 



Nummer: 
Int. CL 7 : 

Offenlegungstag: 



DE100 33 171 A1 
A61B 5/02 

17. Januar2002 



Ro(z,t) 




Fig. 1. Schlauchleitungselement 




Fig. 2. Strom- and Druckpuls in derArteria femoralis. 
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Fig. 3. Leistungsdichtespektrum eines Pulssignals mit einer Grundfrequenz von ca. 1,2 

Hz. 
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Fig. 7. Aufsicht auf das Gesamtsystem 
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Fig. 8. Messung zweier Blutflusssignaie an einem GefaBast (Variante I) 
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Fig. 9. Doppler-Blutflussmessung mit Ultraschall 
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Blutteilchen 

Fig. 10. Doppler-Blutflussmessung mit Laserstrahten 
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Fig. 1 1. Blockschaltbild des Gesamtsystems 
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F/flf. 73. Blockschaltbild der Signalverarbeitungseinheit 




Fig. 14. Adaptiver Sensor, Unteransicht. Mechanische Realisierung mit Schrittmotor 

(Ultraschall und Laser). 
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F/£f. 75. Adaptiver Sensor, Unteransicht. Array-Realisierung (Ultraschall und Laser) 





Fig. 17. Adaptiver Sensor, Prinzipbild. Virtuelles Laser-Array mit Lichtfuhrungs-Bundel und 

LCD-Shutter 
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